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Degenerativní a traumatologická poranění páteře jsou velmi častá. V těchto případech je často 
nutné stabilizovat poškozenou část páteře pomocí implantátu. Spinální implantáty se dělí na 
tuhé a poddajné, v lékařské praxi nazývané dynamické. V této práci byl řešen problém 
fyziologické páteře a páteře po zavedení implantátu pomocí výpočtového modelu (metody 
konečných prvků). Výpočtový model se skládá ze 4 bederních obratlů L2 – L4, 
meziobratlových plotének, chrupavek, vazů a implantátu. Na model byla aplikována síla 
200N a 400N, dále síla 200N v kombinaci s příslušnými ohybovými momenty podle pohybů 
páteře. Byly analyzovány celkové deformace, kontaktní tlaky na chrupavkách, přetvoření 
spongiózní kostní tkáně a napětí na implantátu. Deformace modelu fyziologického a 
s implantátem jsou srovnatelné, ale u implantovaného modelu došlo k markantnímu 
přetvoření kostní tkáně v okolí zavedených šroubů. 
ABSTRACT 
The degenerative and traumatic injuries of a spine are very frequent. In those cases it is 
necessary to stabilize the corresponding spine segment using a spine implant. The spinal 
implants are rigid or flexible, the latter known as dynamic ones in medical practice. In this 
thesis, the problems of the physiological spinal segment and the segment with implant were 
solved using the computational modelling (finite element method). Computational model 
consists of 4 lumbar vertebrae L2 – L5, intervertebral discs, joints and spinal implants. The 
spinal segment was loaded by the force 400N and 200N, than by force 200N together with 
bending moments 2,5Nm and 5Nm depending of the motion. The displacement of the whole 
system, contact pressure of cartilages, equivalent strain in cancellous bone and equivalent 
stress in the implant were analyzed. The deformation of the physiological model and the 
model with the implant are comparable, but the bone tissue of the model with the implant is 
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1 ÚVOD  
„Život je pohyb.“ 
           Aristotelés 
Pohyb je základním projevem každého člověka, kterým naplňuje své potřeby a mimo 
jiné zlepšuje zdraví i psychickou zdatnost, pomáhá k duševní pohodě, zvyšuje sebevědomí a 
odolnost lidského organismu. Je to ideální prevence nadváhy, pomáhá od psychické únavy a 
stresu, kterému v dnešní době musí odolávat skoro každý člověk.  
Současný životní styl, který je spojený s ekonomicky vyspělou společností, přináší na 
jedné straně komfortní a pohodlný životní styl, ale na straně druhé velké vypětí jedince. Lidé 
tráví spoustu času sezením před počítačem, u výrobní linky, v dopravních prostředcích, atd. 
Rychlý tok informací a času, kterému se musíme přizpůsobit, často přináší spoustu rizikových 
situací, jimž se každý den vystavujeme. Zvyšuje se například počet automobilních havárií, 
úrazů. Dalším zdrojem zranění jsou adrenalinové sporty. Všechny výše vyjmenované aktivní i 
pasivní faktory vedou k častějším poruchám kosterního aparátu, především páteře.  
Degenerativní onemocnění a traumatologická zranění vedou ke stále zvyšující se 
frekvenci aplikací implantátů, od endoprotéz u nejzatíženějších kloubů, po nejrůznější 
fixátory, například u páteře. Poruchy v oblasti páteře (vyhřeznutí meziobratlové ploténky, 
špatné zakřivení páteře – skolióza, zlomení páteřního obratle,…) jsou často spojeny 
s dlouhodobou bolestivostí, což způsobuje vyřazení a značné omezení jedince, nejen 
z pracovního procesu, ale i ke značné změně jeho dosavadního životního stylu. V takových to 
případech dochází ke ztrátě funkce a změně pohyblivosti v dané oblasti páteře a je nutná 











 Obr. 1 Kosterně svalová soustava člověka. Model byl vytvořen z CT snímků na UMTMB. 




2 POPIS PROBLÉMOVÉ SITUACE 
 V důsledku stárnutí organismu, vrozených dispozic, úrazů a degenerativních procesů 
dochází ke změnám geometrie a mechanických vlastností kosterně – svalové soustavy 
člověka. Tyto změny se projevují deformacemi a disfunkcí jednotlivých komponent a jsou 
spojeny s dlouhodobou bolestivostí a další řadou neurologických problémů. 
Z biomechanického hlediska patří k nejsložitějším a v současné době nejvíce problematickým 
částem lidského těla páteřní segment. Páteřní segment je základní jednotkou páteře a skládá se 
ze dvou po sobě jdoucích obratlů, meziobratlového disku, kloubních chrupavek, 
meziobratlových svalů a vazů. Při poškození páteřního segmentu bývají zranění na tolik 
vážná, že je nutné často poškozenou oblast stabilizovat pomocí implantátu. 
 Páteřní implantáty se dělí na tuhé a poddajné, v lékařské praxi nazývané dynamické. 
Při stabilizaci páteře tuhým fixátorem dochází po operaci k pevné fúzi1 segmentu a tím pádem 
je přetěžována oblast nad a pod fixátorem. Volba tuhého fixátoru může řešit aktuální problém 
pacienta, ale postupem času může způsobit další zdravotní komplikace v okolí implantátu. 
Fixátory dynamické se v současné době stávají velice populární.    
Řešení problémů z oblasti biomechaniky se nejčastěji provádí dvěma způsoby. 
Experimentálním a výpočtovým modelováním. Provedení experimentů je značně časově 
náročné a vyžaduje vhodné experimentální vzorky tkáně a fixátory, které jsou finančně 
nákladné. Z hlediska řešení problematiky z oblasti páteřních fixátorů je vhodnější využít 
výpočtové modelování pomocí metody konečných prvků.  
 Výpočtový model se skládá z dílčích modelů – model geometrie, model materiálu, 
model vazeb (okrajových podmínek) a model zatížení [1]. Díky zobrazovacím metodám 
(počítačová tomografie a magnetická rezonance) můžeme traumatologická zranění i 
degenerativní změny nedestruktivně sledovat. Z dat z těch zařízení lze pak pomocí metod 
zpracování obrazu vytvořit model geometrie poškozené oblasti.  
Vytvoření výpočtového modelu a provedení jeho řešení představuje problém, 
skládající se z řešení dílčích problémů, týkajících se jednotlivých výpočtových modelů. 
Dalším problémem je vlastní analýza deformačních a napěťových stavů řešené soustavy. 
Vlastní validace a analýza výsledků je v biomechanice poměrně problematická. Proto je 
vhodné jako dílčí problém řešit stav páteře i ve fyziologickém stavu a provést srovnávací 




                                                          
1 Fúze obratlů znamená stav, kdy jsou jednotlivé páteřní obratle trvale kostně spojeny a nemohou se vůči sobě pohybovat. V 
medicíně mohou nastat situace, kdy je třeba fúzi obratlů záměrně vyvolat. Jedná se o pacienty, u nichž je třeba zvýšit stabilitu 
a pevnost páteře (úrazy, onemocnění meziobratlových destiček). Spojení obratlů provádí operatér pomocí speciálně 
konstruovaných implantátů. [10] 




3 FORMULACE PROBLÉMU A CILŮ ŘEŠENÍ 
Z předchozího popisu problémové situace lze formulovat problém takto: 
Provedení deformačně napěťové analýzy vybraného páteřního, dynamického fixátoru. 
Dílčím problémem je provedení srovnávací analýzy páteřního segmentu ve fyziologickém 
stavu a ve stavu po fixaci. 
Cílem této diplomové práce je: 
- provedení podrobné rešeršní studie, týkající se výše formulovaného problému 
- vytvořit model lumbárního, páteřního segmentu se zavedeným dynamickým 
implantátem 




 laterární flexe 
 popřípadě jejich kombinace   


















4 REŠERŠNÍ STUDIE 
Univerzity of Malta: 
The spine I, II 
Tato kniha je sice staršího vydání, ale je velice obsáhlá a komplexně popisuje problematiku 
lidské páteře 
 Obsahuje informace o anatomii, fyziologickém vývoji páteře, zranění páteře 
operativním řešením zranění. 
 Pro diplomovou práci byla využita převážně část zabývající se anatomií. 
Authors: Harry N. Herkowith, Steven R. Garfin, Richard A. Balderston, Frank J. Eismont, 
Gordon R. Bell, Sam W. Wiesel 
The biomechanics of back pain 
Tato kniha je zaměřena převážně na zranění lidské páteře pro lékaře, fyzioterapeuty a 
zdravotní sestry.  
 Příčiny vedoucí k bolestivosti zad jsou popsané na základě mechanického přístupu. 
 Kniha obsahuje názorné ukázky zranění meziobratlových disků, obratlů, grafy 
pohyblivosti jednotlivých segmentů, atd. 
 Pro diplomovou práci byly využity kapitoly týkající se – silového zatížení v oblasti 
bederní páteře, mechanická funkce lumbosakrální části páteře, atd. 
Authors: Michael A. Adams, Nikolai Bogduk, Kim Burton, Patricia Dolan 
Functional Anatomy of the Spine 
Kniha tvoří pevný základ pro fyzioterapeuty, udává jak léčit případné disfunkce páteře. 
 Obsahuje kompletní přehled aplikované anatomie a biomechaniky páteře. 
 Uvádí abnormální funkce a dopad poškození na dané tkáně, změny fyziologie 
související s věkem. 
Authors: Alison Middleditch, Jean Oliver 
Vysoké učení technické, Brno: 
1. Knihy: 
Anatomie lidského těla 
Kniha funkčně popisuje lidské tělo a jeho jednotlivé části. Je napsaná přehledně, jsou tu velmi 
přesné a názorné anatomické obrazy, které usnadňují pochopení textu. 




 Obsahuje zobrazení orgánů pomocí nedestruktivních metod – CT zařízení a 
magnetická resonance. 
 Popis je dostatečný k doplnění znalostí o anatomii lidského těla, funkci tkání, orgánů, 
atd. 
Authors: Elaine N., Marieb Jon Mallat 
2. Články: 
Comparison of the biomechanical effect of pedicle-based dynamic stabilization: a study 
using finite element analysis 
V článku je provedena deformačně – napěťová analýza pro implantáty: Nflex, DYNESYS a 
PEEK páteřního segmentu L4/L5 
 Vytvoření výpočtového modelu s využitím metody 
konečných prvků. 
 Analýza byla provedena pro pohyby – flexe – extenze, 
laterární ohyb a axiální rotace při kombinaci zatížení F 
= 400N a momenty M = 2 – 6Nm. 
 Srovnání rozsahů pohybů pro fixované modely s fyziologickým stavem. 
Authors: Tae-Ahn Jahng, MD, PhD, Young Eun Kim, PhD, Kyung Yun Moon, MD 
Optimised loads for the simulation of axial rotation in the lumbar spine 
V článku byl zpracován výpočtový model bederní páteře (obratle L1 – 
L5). 
 Výpočtový model byl zatížen tlakovou silou 720 N a 
momentem 5.5Nm. Pro výsledky byla provedena citlivostní 
analýza.  
 Výsledky torze byly srovnány pro citlivostní analýzu a pro 
zatěžování in vivo. 
Authors: Marcel Dreischarf, Antonius Rohlmannn, Georg Bergmann, Thomas Zander 
Effect of a posterior dynamic implant adjacent to a rigid spinal ﬁxator 
V článku byla provedena deformačně – napěťová analýza bederní části páteře s dynamickým 
fixátorem. 
 Výpočet byl proveden pro modely – fixovaný model, 
fyziologický model a model s degradovaným 
intervertebrálním diskem. 
 Simulace pohybů – flexe, axiální rotace, chůze, extenze. 




 Výsledky byly srovnány pro dané modely a pohyby pro inkrementální rotaci. 
Thomas Zander, Antonius Rohlmann, Nagananda K. Burra, Georg Bergmann 
Application of a calibration method provides more realistic results for a ﬁnite element 
model of a lumbar spinal segment 
V této studii byla provedena deformačně - napěťová analýza 
lumbární části páteře.  
 Materiál byl použit transversálně ortotropní. 
 Výpočtový model byl optimalizován z hlediska modelů 
materiálu intervertebrálních disků a vazů podle výsledků z 
experimentů in vivo 
Authors: Hendrik Schmidt, Frank Heuer, Joerg Drumm, Zdenek Klezl, Lutz Claes, 
Hans-Joachim Wilke 
The elastic properties of trabecular and cortical bone tissues are similar: results from 
two microscopic measurement techniques 
K hodnocení elastické složky (Youngova modulu) kostních tkání byla provedena 
nanoindentace a akustická mikroskopie na jednom vzorku. 
 Vzorky byly odebrány z femuru 65 letého muže 
 Kortikální kostní tkáň byla měřena v příčném a podélném směru, výsledky v 
podélném směru byly asi o 40% větší 
 Spongiozní kostní tkáň byla měřena jako lineárně isotropní materiál 
 Průměrné hodnoty spongiozní kostní tkáně byly srovnatelné s kortikální kostní tkání 













5 ANALÝZA ŘEŠENÉ SOUSTAVY 
Lidská páteř je složitá soustava sestávající se z obratlů, na nich napojených žeber, vazů, disků, 
chrupavek, svalů, atd. Správná funkce páteře je pro člověka nepostradatelná a v případě jejího 
poškození dochází k velkým handicapům. 
Po analýze všech prvků bederní části páteře ve stavu fyziologickém, degradovaném a 
se zavedeným implantátem lze vybrat podstatné prvky a vztahy, které nejvíce ovlivňují proces 
řešení [1].  






















Obratle L2 – L5, 
meziobratlové disky, 
chrupavky, fixátor 
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Obr. 2 Systém podstatných veličin řešeného problému. 




6 ZÁKLADNÍ ANATOMIE PÁTEŘE 
Z hlediska tvorby modelu geometrie vybrané části páteře, se bylo nutné zabývat detailnějším 
popisem jednotlivých prvků soustavy.  
6.1. Označení rovin a směrů v anatomii 
Popis hlavních rovin: 
Rovina mediální – svislá rovina, jdoucí zepředu dozadu středem těla 
Rovina sagitální – jakákoliv předozadní rovina rovnoběžná s mediální rovinou 
Rovina frontální – svislá rovina, rovnoběžná s čelem těla, kolmá na mediální rovinu 
Rovina transversální – horizontální rovina kolmá na rovinu mediální a frontální 
Popis hlavních směrů: 
Název Vymezení  Příklad 
Superior  
(kraniální, horní) 
Směrem k hlavně nebo horní 
část struktury či těla; nad 




Směrem od hlavového konce 
nebo směrem k níže položené 
části struktury či těla; pod 




Směrem k nebo na přední 
části těla; před  
Hrudní kost je 
ventrálně vůči páteři 
Posterior  
(dorsální, zadní) 
Směrem k nebo v zadní části 
těla; za  
Srdce je za hrudní 
kostí 
Mediálně  Směrem ke střední rovině 




Srdce leží mediálně 
k paži 
Laterálně  Od střední linie těla; na 
vnější straně 
 Paže jsou laterálně 
k hrudníku 
Intermediálně Ležící mezi dvěma částmi 
bez ohledu na střední rovinu 
 Klíční kost je 
intermediálně mezi 
kostí hrudní a 
ramenem 
Proximálně Blíže k trupu nebo k místu 
připojení údu k trupu 
 Loket leží proximálně 
vůči zápěstí 




Distálně Dále od středu těla nebo od 
místa připojení údu k trupu 
 Koleno je distálně od 
stehna 
Tab. 1 Popis hlavní směrů v anatomii lidského těla [2]. 
 6.2 Kostra lidského těla (skeleton) 
Lidská kostra tvoří společně se svaly pohybový aparát lidského těla. Její hlavní funkce 
jsou – chránit orgány: jako je mozek, mícha, plíce, atd., produkovat životodárné látky 
(červené krvinky nebo minerální látky). Během vývoje rychle roste a přizpůsobuje se 
životnímu stylu jedince. 
  6.2.1 Páteř (columna vertebralis) 
Lidská páteř patří k nejdůležitějším částem lidského těla, tvoří pevnou a zároveň 
flexibilní oporu těla, chrání míchu, navazují na ni žebra, která tvoří hrudní koš. Je sestavena 
z 33 obratlů (krční – cervicales, hrudní – thoracicae, bederní – lumbales, dále os sacrum – 
kost křížová a os coccygis – kost kostrční) a 23 meziobratlových disků, svalů, vazů a 
chrupavek.  
 











 Krční páteř (Vertebae cervicales) 
Krční část páteře se skládá ze 7 obratlů, které jsou umístěny ve spodní části lebky a 
navazuje na ně hrudní část páteře. Jsou označovány C1 – C7. První dva atlas (C1) a čepovec 
(C2) nemají mezi sebou meziobratlovou ploténku a mají zcela odlišný tvar oproti ostatním. 
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Obr. 3 Základní anatomické zobrazení páteře. STL modely byly vytvořeny v rámci studijních opor na ÚMTMB 
[11]. 
 




Krční obratle jsou nejmenší a nejlehčí ze všech obratlů páteře, tělo je širší na bocích než 
v předozadní straně, processus spinosus je krátký, vybíhá přímo dozadu a je rozštěpený. Horní 
kloubní fasety jsou obráceny nahoru a dozadu  a dolní fasety dolů a dopředu. Toto uspořádání 
umožňuje velké rozpětí pohybů (flexe, extenze, laterární flexe a rotace). [2] 
 Hrudní páteř (Vertebrae thoracicae) 
Hrudní část páteře se skládá z 12 obratlů (Th1 - Th12), které jsou umístěny ve střední části 
páteře. K obratlům Th1 - Th10 jsou připojená žebra, která tvoří hrudní koš a tím chrání 
důležité orgány hrudníku, jako jsou játra, srdce, plíce, slinivka, apod. Poslední dva hrudní 
obratle nemají plošky na připojení žeber, a tím pádem jsou nižšší a svojí velikostí a funkcí 
připomínají spíše bederní obratle. Trnový výběžek je dlouhý a míří dolů. Horní a dolní 
kloubní plošky leží v čelní rovině, to znamená, že horní míří dopředu a dolní dozadu. 
Skloubení hrudních obratlů zamezuje flexi a extenzi, ale umožňuje rotaci mezi sousedními 
obratli. Schopnost otáčet trupem tedy vychází z hrudní části páteře. Meziobratlové ploténky u 
hrudních obratlů jsou tenčí jako u krčních a bederních, a tím pádem není tato část páteře, tak 
pružná. [2] 
 Bederní páteř (Vertebrae lumbales) 
Pět bederních obratlů (L1 - L5) je umístěno ve spodní části zad. Tato část páteře je nejvíce 
zatěžována a obratle jsou tedy nejmohutnější, ledvinovitého tvaru. Trnové výběžky jsou 
krátké a ploché. Horní kloubní plošky směřují dozadu a dovnitř a dolní míří dopředu a do 
boku, skloubení je stabilní, protože zamezuje rotaci a je možná pouze flexe a extenze, popř. 
laterální flexe, kterou využíváme, například: při sedání, předklánění, zvedání břemen. [2] 
 Kost křížová a kostrční (Os sacrum, Os coccygis) 
Křížová kost je velká, trojúhelníková kost ve spodní části páteře. Pět obratlů (S1 – S5), 
tvořících kost křížovou je v ranném věku odděleno, ale mezi 11 a 13 rokem dojde ke spojení. 
Horní přední hrana křížového obratle se nazývá promotorium a těžiště lidského těla leží asi 1 
cm za promotoriem.  
 Kostrč se skládá ze čtyř (v některých případech 5 nebo 3) srostlých obratlů. kromě 
toho, že nepatrně ochraňuje pohlavní orgány, není potřebná. Úrazy nebo odlomení kostrče při 
pádu je velice bolestivé.  
 
Obr. 4 Stl - model kosti kostrční a křížové. Vytvořeno v rámci studijních opor na ÚMTMB [11]. 
 




  6.2.2 Páteřní segment  
Základní jednotku páteře tvoří páteřní segment, který se skládá ze dvou sousedních 









   
6.2.3 Spojení obratlů 
Spojení jednotlivých obratlů je zprostředkováno prostřednictvím: 
 Meziobratlové ploténky 
Meziobratlové ploténky vyplňují prostor mezi jednotlivými obratli, do kterého se mohou 
obratle mírně posunout a tím umožnit ohyb páteře. Tkáň meziobratlových disků musí být 
dostatečně tuhá, aby při zatížení tlakem nedošlo k jejich poškození [3]. 
 
Obr. 7 Znázornění složení intervertebrálního disku. 
Meziobratlová ploténka se skládá z jádra (Nucleus pulposus) a fibrilárních vláken (Anulus 
fibrosus).  
Vnější část meziobratlové ploténky- anulus fibrosus, je tvořena soustřednými vrstvami 
kolagenních vláken, přičemž největší obsah kolagenu je na vnějším okraji, aby byla zajištěna 
dostatečná pevnost ploténky při krutu a ohybu. Vlákna jsou vzájemně rovnoběžná, ale většina 
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Obr. 6 Lumbální disk v sagitální rovině in - 
vitro, disk byl stlačen silou 9,8 kN a 
ohybem 6° ve flexi. [3] 
Obr. 5 Základní anatomie obratle. [2] 




stabilitu proti smyku a krutu. Úhel umístění fibrilárních vláken se mění v závislosti na 
zatížení. [3] 
Nucleus puposus se skládá z gelu a zabírá 40 – 60% disku. Může být deformován pod 
tlakem, aniž by došlo ke snížení objemu, tato základní vlastnost umožňuje ohyb páteře a 
přenos tlakových sil z jednoho obratle na druhý. Umístění jádra se v jednotlivých částech 
páteře liší, v krční páteři je centrálně v ploténce, zatímco v bederní části je umístěno více 
v zadní části. [3] 
 Meziobratlových kloubů 
Lidská páteř má 23 párových meziobratlových kloubů (articulationes intervertebrales), 
přičemž každý obratel má dva horní a dva dolní artikulární výběžky (processus articularis 
superior/inferior), které jsou vyplněny kloubním pouzdrem s párovou chrupavkou.   
 Vazů 
Páteřní vazy spolu se svaly výrazně přispívají ke stabilitě páteře, kromě toho umožňují 
pohyby páteře, určují vzájemnou polohu obratlů a zároveň omezují pohyb v blízkosti 
páteřního otvoru (foramen vertebrae), kterým prochází mícha. 
 Hlavními opěrnými vazy jsou ligamentum longitudinale anterius a posterius, jež 
probíhají vertikálně podél přední a zadní strany obratlů, od krku po os sacrum. Ligamentum 
longitudinale anterius je široký a upíná se pevně na obratlová těla i na meziobratlové 
ploténky. Ligamentum longitudinale posterius je úzký a relativně slabý a upíná se na 
meziobratlové ploténky. Sousední obratle jsou mezi sebou spojeny několika dalšími vazy, 
nejvýznamnějším z nich je ligamentum flavum („žlutý“ vaz), který obsahuje elastickou tkáň a 
je obzvláště pevný. Natahuje se při předklonu. Interspinous ligament jsou krátké vazy, které 
jsou umístěné mezi spinálními trnovými výběžky po celé délce páteře. Brání nadměrnému 
rozevírání obratlových trnů při ventrální flexi. 
 
Obr. 8 Zobrazení polohy vazů páteře. [14] 
6.2.4 Kostní tkáň 
Povrch kosti kryje vazivová blána, okostice (periost), s výjimkou kloubních ploch, kde 
se nachází chrupavky. Okostice je bohatě prokrvena a síť cév z ní proniká do kosti, což 




zajišťuje její výživu. V místech, kde dojde k odloupnutí okostice, není příslušná část kostní 
tkáně vyživována a odumírá[4]. Výplň kosti tvoří kostní dřeň (medulla ossium), vyskytuje se 
v diafýzách a v epifýzách dlouhých kostí. Je to měkká, krvetvorná tkáň. S přibývajícím věkem 
se mění z červené na žlutou a obsahuje převážně tukové buňky. Ve stáří má šedý až průsvitný 
vzhled. 
Kostní tkáň se dělí na spongiózní kostní tkáň a kortikální kostní tkáň. Struktura a 
materiálové vlastnosti obou tkání jsou z makroskopického hlediska zcela odlišné. V dlouhých 
kostech se vyskytuje spíše kortikální kostní tkáň a v krátkých kostech a kondylech dlouhých kostí 
spíše spongiózní.  
 
Obr. 9 Detailní pohled spongiozní kostní tkáně. Na pravé straně zvětšení kortikální kostní tkáně. Na detailu jsou 
znázorněny Haversovy kanálky. [12][13] 
Kortikální kostní tkáň má lamelózní strukturu. Základní jednotkou je osteon, nebo-li 
Haversův systém. Osteony jsou dlouhé válcové struktury orientované paralelně s dlouhou osou 
kosti a hlavní tlakovou silou. Centrem probíhá Haversů kanálek, který zajištuje výživu kostní 
tkáně (prochází jím cévy a nervy). Mezi jednotlivými osteony se vyskytují neúplné lamely (malé 
destičky), nazývané vmezeřené – intersticiální lamely. Jsou to pozůstatky starších osteonů, které 
byly zredukovány v průběhu přetváření kosti.  
Mikrostruktura spongiozní kostní tkáně je jednodušší. Trámečkovitá struktura obsahuje 
několik vrstev lamel a osteocytů, ale je příliš malá na to, aby obsahovala osteony s vlasními 
cévami.  
 
Obr. 10 Hierarchická struktura kosti v měřítku. [18] 




Kostní tkáň má jedinečnou schopnost remodelace – přizpůsobení tkáně na změny z okolí, 
ale také na vnitřní hormonální změny. V biomechanice se remodelací kostní tkáně zabýval 
Julius Wolff, který přispěl svým experimentálním pozorováním a zavedl tzv. Wolffův zákon 
[7] („Vnější a vnitřní struktura kosti se neustále přizpůsobuje mechanickému zatěžování“). 
Každý rok se obnoví 25% spongiozní kostní tkáně a 3% kortikální kostní tkáně [5]. Tvorba 
kosti je umožněna přizpůsobením aktivních buněk – osteoblastů. 
Osteocyty slouží jako mechanické receptory, které aktivují osteoklasty k resorbci kostní 
tkáně. Následná aktivita osteoblastů, které se obklopují základní hmotou (kolagen I. typu) tak 




Obr. 11 Průběh remodelace kostní tkáně. [15] 
7 PÁTEŘNÍ IMPLANTÁTY 
Existuje celá řada firem, které se podílejí na vývoji a inovaci fixátorů. V České 
Republice působí od roku 1992 firma ProSpon s.r.o., která má široký sortiment instrumentárií 
od kostního cementu po implantáty dlouhých kostí. Ryze českým rodinným podnikem je 
Beznoska s.r.o., která se specializuje na náhrady kyčlí, kolen, ramen a individuální fixátory. 
Na Vysočině působí od roku 1949 firma Medin a.s., která se specializovala především na 
zubní vrtačky a laboratorní frézky a od roku 2006 významně působí v oboru ortopedie 
vývojem a výzkumem endoprotéz kloubů, vazů a dlah kostí. Ze zahraničních firem jsou 
významné především – Zimmer (Portoriko), Synthes (United States of America, West 
Chester), Globus Medical (United States of America, Audubon). 
 Základními typy páteřních fixátorů jsou: fixátory poddajné (v lékařské praxi nazývané 
dynamické), tuhé soustavy pedikálních šroubů (pedicle screw system), interspinózní rozpěrky 
a náhrady páteřních kloubů. Dalším typem jsou například destičky, které se implantují 
v oblasti krční páteře, nebo na anteriorní stranu páteře, kde jsou obratle bez výběžků, ploché.  
7.1 Tuhé fixátory 
Tuhé fixátory se obvykle skládají ze šroubů, axiálních hlav a tyčinek. Tyto soustavy 
tvoří široké spektrum implantátů, které operatérovi poskytují maximální flexibilitu při řešení 
individuálních problémů pacientů. Podle rozsahu fixované oblasti se stabilizují dva nebo více 
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se stává zcela nepohyblivou a tím pádem se zvýší namáhání nad a pod fixátorem, což velice 
často způsobuje další zdravotní komplikace. 
 
Obr. 12 Tuhý páteřní šroubový implantát od firmy Zimmer. [16] 
7.2 Poddajné fixátory 
Dynamické fixátory mají obdobou geometrii jako fixátory tuhé, obsahují navíc 
poddajnou složku, jako je na příklad tkalonový provázek, nebo PCU (polykarbonát urethan) 
kroužky. Dynamické fixátory se v současné době stávají populární, protože umožňují pohyb 
skrze páteřní segment a částečně přerozdělují skrze jeho meziobratlový disk zatížení, nedojde 
tedy k úplné fúzi páteřního segmentu.  
 Dynamické implantáty vyvinuly například firmy Zimmer – fixátor DYNESIS a firma 









Tyto implantáty se aplikují především v krční oblasti páteře, nebo na anteriorní stranu 
hrudní a bederní páteře. Destičky se vyrábí v kompletním rozsahu velikostí dlah a šroubů pro 
snadnější usazení na obratel, dle konkrétní anatomie pacienta a s menší potřebou tvarování ze 
strany operatéra.  
Obr. 13 Na levé straně – dynamický implantát Dynesis, napravo – dynamcký implantát Nflex. [17][16] 





Obr. 14 Destičky od firmy Zimmer. [16] 
7.4 Interspinozní rozpěrky 
Hlavní úlohou je udržovat danou vzdálenost mezi sousedními, spinálními výběžky a 
zamezovat extenzi. Interspinozní rozpěrky udržují segment v mírné flexi, snižují zatížení 
meziobratlových kloubů, zmírňují tlak na intervertebrální disk a zvětšují jeho výšku, rozšiřují 
páteřní kanál. 
 
Obr. 15 Interspinozní rozpěrka od firmy Synthes. [17] 
 7.5 Náhrady meziobratlových kloubů 
Tyto náhrady jsou určeny k imobilizaci kloubní chrupavky. Používají se především 
v případech degenerativního onemocnění kloubů, při poškození posteriorních elementů, 
mohou se používat i jednostranně.  
 
Obr. 16 Implantát meziobratlového kloubu od firmy Synthes. [17] 
 7.6 Náhrady intervertebrálních disků – PPEK 
Výhodou těchto náhrad je zachování prokrvení, včasná a bezbolestivá mobilizace 
páteřního segmentu. Po implantaci dojde k obnovení původního uspořádání páteře. Používá se 
hlavně u degenerativního poškození intervertebrálního disku, nebo v kombinaci 
s pedikulárními šrouby. 





Obr. 17 Náhrady meziobratlových disků od firmy Zimmer. [16] 
8 POHYBY PÁTEŘE 
Běžné pohyby mezi dvěma sousedními obratli jsou relativně malé, ale výsledný účinek 
těchto pohybů dává značný rozsah pohybů páteře jako celku. Pohyb páteře ovlivňuje mnoho 
faktorů, jako je: rozdíl věku, pohlaví, rasa. Dále mohou odchylky vznikat při experimentálním 
měření pohybů páteře, při různých metodách měření, nebo při chybách v měření a ve 
spolehlivosti výsledků. [5] 
Rozsah základních pohybů páteře: 
 
Graf 1 Průměrné rozsahy pohybů jednotlivých segmentů pro pohyby  - flexe a extenze. Může dojít ke kolísání hodnot 














Graf 2 Průměrné rozsahy pohybů jednotlivých segmentů pro pohyby  - rotace a laterální flexe. Může dojít ke kolísání 
hodnot vlivem věku nebo v závislosti na stavbě lidského těla. [5] 
Základní pohyby páteřního segmentu – komprese, flexe, extenze, laterární flexe a 
rotace, jsou znázorněny na obr. 18. Páteřní segment má 6 stupňů volnosti – posuvy v osách x, 







Obr. 18 Základní pohyby páteřního segmentu a stupně volnosti. [20] 
Lidská páteř bývá běžně zatěžovaná kombinovaným zatížením, tedy libovolnou 













Počet stupňů volnosti: 

















9 MECHANICKÉ VLASTNOSTI KOSTNÍCH TKÁNÍ 
Získání věrohodných hodnot mechanických vlastností pro výpočtové modelování 
kostních struktur je značně problematické. Kostní tkáň je komplexní biomateriál, který 
z mechanického hlediska vykazuje různé vlastnosti podle své struktury, umístění v lidském 
těle, směru silového zatížení, a vlastní remodelaci. Po vyjmutí z lidského těla do jiného 
prostředí se velice rychle mění materiálové vlastnosti (není-li vzorek uložen ve fyziologickém 
roztoku) [32]. Z tohoto důvodu při určování mechanických vlastností hrají důležitou roli 
neinvazivní zobrazovací metody, jako je počítačová tomografie (CT) a mikro – CT.  
 Vnější stranu kostí tvoří kortikální kostní tkáň. Její struktura se vyznačuje maximální 
pevností ve směru zatížení, při splnění požadavku minimálního množství materiálu. Z tohoto 
důvodu je konečný tvar kosti daný zatížením a genetickým předurčením. 
 Spongiozní kostní tkáň, která vyplňuje prostor kostní tkáně kortikální (především 
v kondylech a obratlích), má složitější strukturu jak kortikální tkáň. Skládá se ze sítě 
trámečků, které jsou orientovány ve směru největšího zatížení [7]. Trámečky kombinují 
následující vlastnosti - vysokou pevnost a při tom nízkou hmotnost.  
 9.1 Hustota kostní tkáně 
Měřením pomocí akustické mikroskopie a nanotvrdosti bylo zjištěno, že spongiozní a 
kortikální kostní tkáň má téměř shodnou elasticitu, a tedy hodnoty pro Youngův modul těchto 
tkání v podélném a příčném směru, jsou si blízké.[21] Na mikro úrovni jsou mechanické 
vlastnosti trámečků spongiózní kostní tkáně stejné jako kortikální kostní tkáň [19][25][26].  
Výsledky z těchto dvou zkoušek pro průměrnou hodnotu spongiózy a dále pro kortiku, která 




Youngův modul [GPa] 
Nanotvrdost  
Youngův modul [GPa] 
Spongiozní  17,50 ± 1,12 18,14 ± 1,70 
Kortikální (podélný směr) 20,55 ± 0,21 23,45 ± 0,21 
Kortikální (příčný směr) 14,91 ± 0,52 16,58 ± 0,32 
Kortikální (průměrná) 17,73 ± 0,22 20,02 ± 0,27 
Tab. 2 Elastické vlastnosti kostní tkáně z hlediska mikrostruktury. [21] 
Bylo prokázáno, že mechanické vlastnosti spongiózní kostní tkáně jsou závislé 
především na zdánlivé hustotě   [22][24]. Reálná hustota se pohybuje u kortikální tkáně 
v rozsahu 1,7 – 2       a u spongiozní kostní tkáně 1,6 – 1,9       .[6]  
V literatuře je korelace zdánlivé hustoty s Youngovým modulem popsána pomocí 
vztahů pro spongiozní kostní tkáň. Hustota tkáně jednotlivých kostí se liší, proto jsou vzorce 
určeny, vždy pro konkrétní kost (například pro femur, obratle, tibii) [22]. V následující 
tabulce č. 3 jsou uvedeny převodní vzorce pro bederní obratle: 
 
 










 Skener Lit. 
               0,69 A-P               0,92 S1 [5č] 
               0,69 A-P               0,86 S1 [5č] 
               0,69 M-L               0,94 S1 [5č] 
               0,69 M-L               0,89 S1 [5č] 
         S-I                  0,73 S2 [6č] 
               0,69 S-I                0,96 S1 [5č] 
               0,69 S-I               0,94 S1 [5č] 
Tab. 3 Vztahy pro přepočet hustoty kosti na Youngův modul. [24] 
Legenda: S1 Phillips Tomoscan AV (120 kVp, 150 mAs), S2 Philips, A-P – anterior –  
posterior, M-L – medial – lateral, S-I – superior – inferior 
Ze vzorců v tab. 3 plyne, že pokud chceme určit velikost kostní hustoty, a tím pádem i 
hodnotu modulu pružnosti, potřebujeme znát velikost útlumu rentgenového záření pro určitou 
kostní tkáň [HU]. Hounsfieldovy jednotky lze určit pomocí programu ROI ANALYSIS 
(vytvořil Bc. Ondřej Konečný). V tomto programu označíme oblast zájmu na snímku z CT 
zařízení a pro tuto oblast dostaneme průměrnou hodnotu intenzity pixelů (třetí rozměr voxelu) 
v HU – jednotkách s patřičnou směrodatnou odchylkou. Pokud tuto segmentaci provedeme 
pro celou sérii snímků, například obratle S1, můžeme určit průměrnou hodnotu útlumu v HU 
jednotkách a dosadit do vztahů v tab. 3. 
Ukázka analýzy hustoty v programu ROI ANALYSIS: 
 

















10 VÝBĚR METODY ŘEŠENÍ 
Práce je zaměřena na deformačně – napěťovou analýzu páteře s fixátorem, což 
vyžaduje řešení dílčích problémů experimentálním a výpočtovým modelováním. Z hlediska 
rozsahu diplomové práce a formulovaného problému je řešení provedeno výpočtovým 
modelováním pomocí metody konečných prvků. Experimentální řešení je značně časově 
náročné a přesahovalo by rámce diplomové práce.  
 Řešení bude provedeno v programu Ansys 14.5, kterým disponuje ÚMTMB. 
11 VÝPOČTOVÝ MODEL 
Výpočtový model se skládá z těchto dílčích modelů: model geometrie, model zatížení 
a okrajových podmínek a model materiálu.[1] Z důvodu posouzení chování soustavy 
s fixátorem byl navíc vytvořen výpočtový model páteře ve fyziologickém stavu. 
11.1 Model geometrie páteře: 
V rámci diplomové práce byly vytvořeny dva výpočtové modely: 
a) Fyziologický model páteře 
- V rámci tohoto modelu geometrie se simuloval stav s degradovanou ploténkou mezi 
obratli L3 a L4.  
b) Model s dynamickým implantátem 
- Implantát byl umístěn do obratlů L3 a L4 a degradovanou ploténkou mezi obratli L3 a 
L4 
Model geometrie bederních obratlů (L2 – L5) byl vytvořen z CT snímků ženy 
z databáze (Visible Human Project CT Datasets 2012) University of Iova pomocí metod 
zpracování obrazu v programu STL Model Creator (vytvořený Bc. Ondřejem Konečným), viz 
obr. 20. Tento program disponuje funkcemi pro hybridní segmentaci2 a uživatel vytvoří ze 
série snímků model geometrie ve formátu polygonální sítě (STL – formát).  
Segmentace: a) pomocí polynomu             b) výběr kurzorem celé oblasti 
 
Odsegmentovaná oblast – na levé straně bíle -> složením série odsegmentovaných snímků – 
model obratle ve formátu .stl 
                                                          
2
 Hybridní segmentace je kombinace automatické a manuální segmentace. Automatická segmentace je založena na principu 
automatického výběru, pomocí metody tzv. prahování, jejíž podstatou je přiřazení pixelů se stejnou hodnotou CT čísla k dané 
tkáni. Dále pokračujeme v manuální segmentaci – detailnější výběr požadované oblasti pomocí polynomu (v programu STL 
Model Creator). 








STL povrchy obratlů byly dále vyhlazeny v programu Catia, kde byly také vytvořeny 
plochy. Soubor ve formátu .iges byl importován do programu SolidWorks, kde byly plochy 
převedeny na objemy. V tomto programu byly vytvořeny meziobratlové ploténky, které se 
skládají dle anatomie lidského těla z jádra (nucleus pulposus) a fibriálního obalu (anulus 
fibrosus) a 6-ti párů chrupavek. 
 
 
Obr. 21 Tvorba modelu geometrie jednotlivých obratle L2. 
V rámci diplomové práce byly vytvořeny dva modely geometrie: 
c) Fyziologický model páteře 
- V rámci tohoto modelu geometrie se simuloval stav s degradovanou ploténkou mezi 
obratli L3 a L4.  
d) Model s dynamickým implantátem a degradovanou ploténkou 






.stl – STL Model Creator .igs - Catia .xt - SolidWorks 
Obr. 20 Segmentace CT snímků v programu STL model Crelator. 














11.2 Model geometrie implantátu 
Model geometrie implantátu byl vytvořen v programu SolidWorks. Implantát se 
skládá z titanových šroubů, titanové tyčinky, titanového kroužku a PCU (polycarbonát 
urethan) kroužku. Spojení šroubů a tyčinky je realizováno pomocí polyaxiální hlavy a matky. 
Vše je znázorněno na obrázku 23 a 24. 
 














Obr. 22 Model geometrie bederní části páteře. Obratlů L2 - L5, meziobratlových plotének, chrupavek, fixátoru. 















Základní rozměry implantátu v mm: 
 
 
Obr. 25 Základní geometrické rozměry implantátu v mm. 
Implantát byl zaveden do obratlů L3 a L4 v programu SolidWorks pomocí funkce 
odečtení objemů. Na obrázku 26 je znázorněno umístění šroubů v těle obratlů, které byly 
zavedeny tak, aby nedošlo k průniku na povrch těla obratle. Jelikož jsou obratle nesymetrické, 
tak i plocha šroubů je nesymetricky umístěná. To je i snahou lékařů, využívat pokud možno 
co nejvíce prostoru uvnitř obratle, tak aby šroubovice implantátu byla co nejdále od povrchu 
obratle. 
 






















Obr. 24 Zavedení implantátu do páteřního segmentu L3 - L4, popis jednotlivých částí implantátu. 




11.3 Model materiálu 
 Všem dílčím modelům geometrie je nutné předepsat vhodný model materiálu. V této 
práci je všem prvkům soustavy předepsán homogenní, izotropní a lineárně pružný model 
materiálu, který je popsán dvěma charakteristikami – Youngův modul E [MPa] a Poissonovo 
číslo µ[-]. Mechanické vlastnosti byly získány na základě rešeršní studie literatury. Pro části 
meziobratlové ploténky (Nucleus pulposus, Anulus fibrosus) byly zvoleny materiály pro 
fyziologický stav a pro stav degradovaný (simulace zhoršených mechanických vlastností – byl 
modul pružnosti 5 krát snížen). Hodnoty jsou uvedeny v tabulce 4. 





Kortikální kostní tkáň 12 000 0,30 
[27] [28] 
Spongiózní kostní tkáň 100 0,20 
Chrupavky  24 0,40 
Nucleus pulposus/degradovaná 1/0,2 0,49 
Anulus fibrosus/degradovaná 30/6 0,45 
CPU(polykarbonát urethan) 31,8 0,30 
Titanová slitina 100–Ti-6Al–7Nb  110 000 0,30 
Tab. 4 Mechanické vlastnosti pro použité materiály. 
Dále byly modelovány interspinozní a anteriorní longitudiální vazy, které jsou stěžejní 
pro pohyby – flexe, extenze, laterární flexe a rotace. Materiálová charakteristika – tuhost, byla 
získána z literatury[31].  
k = 60 N/mm 
 11.4 Model vazeb a zatížení 
Okrajové podmínky byly nastaveny tak, aby co nejvíce odpovídaly přirozeným 
pohybům páteře – kompresi, flexi, extenzi, laterární flexi a rotaci. Na dolní ploše obratle L5 
byla zvolena okrajová podmínka: ux = uy = uz = 0. Horní plocha obratle L2 byla zatěžována 
nejprve pouze na tlak, a poté vždy na kombinaci tlaku a ohybu dle literatury [34][35]. 
Ohybový moment byl postupně zvyšován - 2,5 N·m, 5 N·m,.: 
a) Komprese: Fz = - 400 N, Fz = -200 N 
b) Flexe: Fz = - 200 N, Mx  = 2,5 N·m, 5 N·m 
c) Extenze: Fz = - 200 N, Mx = -2,5 N·m, -5 N·m           
d) Laterární flexe: Fz = - 200 N, My = 2,5 N·m, 5 N·m             
e) Rotace: Fz = -200N, Mz = 2,5 N·m, 5 N·m        
Popis nastavení vazeb mezi prvky soustavy a vzájemného kontaktu bude popsán níže 
v kapitole 11.5 u požitých typů elementů.                                                             
 





Obr. 27 Nastavení okrajových podmínek pro flexi páteře. 
 11.5 MKP síť 
V softwaru ANSYS 14.5 Workbench byl model diskretizován 3D elementy. Síť byla 
zjemněna v oblasti zavedení šroubů, dále pro chrupavky a na plochách obratlů, které na ně 
navazovaly (viz tabulka 5). 
 







Obratel –  
spongiozní kostní tkáň 
Obratel – kortikální kostní tkáň 







Tabulka velikostí jednotlivých prvků modelů: 
Entita Typ elementu Velikost prvku těla objektu/povrchu 
Obratel, kortikální tkáň SHELL 181 2 mm 
Obratel, spongiózní tkáň SOLID 187 4 mm 
Chrupavka SOLID 187 0,8 mm 
Ploténka SOLID 187 4 mm 
Titanové šrouby SOLID 187 2 mm/0,8 mm 
Titanová tyčka SOLID 187 2 mm/0,8 mm 
Titanový kroužek SOLID 187 2 mm/0,8 mm 
PCU kroužky SOLID 187 2 mm/0,8 mm 
Polyaxiální hlava SOLID 187 2 mm/0,8 mm 
Matka SOLID 187 2 mm/0,8 mm 
Tab. 5 Tabulka velikostí elementů jednotlivých objektů výpočtového modelu. 
Přehled použitých elementů:  
 SOLID 187  
Je kvadratický element ve tvaru čtyřstěnu s 10-ti uzly na element. Má 3 stupně volnosti a 
to posuvy – ux, uy, uz. Byl použit pro těla obratlů, meziobratlové ploténky a části implantátu 
– šrouby, matice a polyaxiální hlavy. 
 SHELL 181 
Tento element má 4 uzly s 6-ti stupni volnosti a to 3 posuvy a 3 rotace kolem os - x,y,z. 
Tímto elementem, který je určený pro tenkostěnné konstrukce, byla modelována kortikální 
kostní tkáň obratlů o tloušťce 1 mm [32]. 
Obr. 29 Detail sítě implantátu. 




 TARGE 170 a CONTA 174 
Tyto elementy s mezi uzly a 3 stupni volnosti se používají jako kontaktní páry u 3D solid 
elementů. Elementy mají stejné geometrické vlastnosti, jako ty, na které jsou napojené. Byly 
použity na chrupavky s třením 0,01[33], dále na implantát. U implantátu byly nastaveny 
kontakty (obrázek 30) mezi pohyblivými částmi - mezi titanovým válečkem – polyaxiální 
hlavou, titanovou tyčkou – titanovým válečkem, PCU kroužky – titanovou tyčkou a mezi 
titanovým válečkem a PCU kroužky. Koeficient tření u těchto komponent je 0,3[9]. Spojení 
bonded bylo (MPC algoritmus) použito tam, kde se nepředpokládají vzájemné posuvy 
povrchů po sobě, a to v místech mezi šrouby a obratli, dále mezi obratli a meziobratlovými 
ploténkami, maticí a hlavou implantátu, maticí a titanovým kroužkem. 
 
Obr. 30 Znázornění kontaktů na implantátu. 
 COMBIN 39 
Pro vyšší úroveň výpočtového modelu byly v programu Ansys APDL vytvořené interspinozní 
vazy a anteriorní longitudiální vazy, které se pomocí makro souboru vložily do modelů v 
Ansys Workbench. Vazy byly modelovány elementem COMBIN 39. Pro tento element – 
lineární pružinu byly zvoleny následující podmínky: 
- Zamezení stlačení 
- Povoleny posuvy 3D ux,uy,uz 






x [mm] 0 
1200 
20 
  PCU kroužky - titanový 
kroužek/titanová tyčka 
 Titanová tyčka – PCU 
kroužky/titanový kroužek 
 Polyaxiální hlava – 
titanový kroužek 




Makro soubor pro vytvoření vazů: 
Nejprve je definován prvek pružiny s výše uvedenými podmínkami, dále jsou definované 




KEYOPT,269,1,0   
KEYOPT,269,2,1   
KEYOPT,269,3,0   
KEYOPT,269,4,1   
KEYOPT, 269, 6, 0  
REAL, 294 
R, 294 ,0, 0, 7, 420, 20, 1200, 
 
!vytvoreni elementu 
TYPE, 269    
MAT, 1 
REAL, 294    
ESYS, 0    
SECNUM, 1  
TSHAP, LINE   
 


























Nastavení prvku COMBIN 39 
Vytvoření elementu 
Interspinozní vazy mezi obratli L2/L3   
Interspinozní vazy mezi obratli L3/L4   
Interspinozní vazy mezi obratli L4/L5   
Anteriorní longitudiální vazy mezi obratli L2/L3   
















Geometrie vazů v programu Ansys classic: 
 
Obr. 31 Zobrazení geometrie interspinozních a anteriorních longitudiárních vazů. 
 
Modely Počet elementů Počet uzlů 
Fyziologický 507791 383339 
S implantátem 881287 853424    
Tab. 6 Počet elementů, uzlů a stupňů volnosti pro výpočtové modely. 
10.6 Realizace řešení 
Výpočtový model v nejnáročnější variantě s implantátem má více než 880 tisíc elementů. 
Pro takto náročný výpočtový model je třeba zvolit vhodné nastavení řešiče. V programu 
Ansys lze zvolit dvě varianty a to, přímá metoda (sparse direct) a iterační metoda (PCG). 
Z hlediska náročnosti na operační paměť RAM byl upřednostněn PCG řešit. V nastavení 
řešiče je možné snížit přesnost iteračního výpočtu, přednastaveno je 1e-6 a v rámci diplomové 
práce byla přesnost snížena na 1e-4. Výpočet proběhl na počítači s procesorem intel i7, 3,2 
GHz, 12 GB RAM v programu Ansys Workbench 14.5, kterým disponuje ÚMTMB. 
 
Anteriorní longitudiální vazy mezi obratli L3/L4   
Anteriorní longitudiální vazy mezi obratli L4/L5   




Přehled řešených variant: 
Zatížení  Popis  
          Komprese, 4 obratle fyziologický stav 
          Komprese, 4 obratle, degradovaný ID 
          Komprese, 4 obratle, s fixátorem 
          Komprese, 4 obratle fyziologický stav 
          Komprese, 4 obratle, degradovaný ID 
          Komprese, 4 obratle, s fixátorem 
         ,           Extenze, 4 obratle, fyziologický stav 
         ,          Extenze, 4 obratle, fyziologický stav 
         ,           Extenze, 4 obratle, degradovaný ID 
         ,          Extenze, 4 obratle, degradovaný ID 
         ,           Extenze, 4 obratle, s fixátorem 
         ,          Extenze, 4 obratle, s fixátorem 
         ,          Flexe, 4 obratle, fyziologický stav 
         ,         Flexe, 4 obratle, fyziologický stav 
         ,          Flexe, 4 obratle, degradovaný ID 
         ,         Flexe, 4 obratle, degradovaný ID 
         ,          Flexe, 4 obratle, s fixátorem 
         ,         Flexe, 4 obratle, s fixátorem 
         ,          L. flexe, 4 obratle, fyziologický stav 
         ,         L. flexe, 4 obratle, fyziologický stav 
         ,          L. flexe, 4 obratle, degradovaný ID 
         ,         L. flexe, 4 obratle, degradovaný ID 
         ,          L. flexe, 4 obratle, s fixátorem 
         ,         L. flexe, 4 obratle, s fixátorem 
         ,          Rotace, 4 obratle, fyziologický stav 
         ,         Rotace, 4 obratle, fyziologický stav 
         ,          Rotace, 4 obratle, degradovaný ID 
         ,         Rotace, 4 obratle, degradovaný ID 
         ,          Rotace, 4 obratle, s fixátorem 
         ,         Rotace, 4 obratle, s fixátorem 
          Komprese, 2 obratle, s fixátorem 
          Komprese, 2 obratle, s fixátorem 
Tab. 7 Přehled zatěžovacích stavů jednotlivých modelů páteře. 




12 PREZENTACE A ANALÝZA VÝSLEDKŮ 
Pro vyhodnocení výsledků výše uvedených modelů páteře s fixátorem, byly zásadní 
velikosti kontaktních tlaků v chrupavkách, redukované přetvoření kostní tkáně a redukované 
napětí na fixátoru. 
Kostní tkáně mění svoji strukturu a tvar v závislosti na vnějším mechanickém zatížení. 
Toto na základě svých pozorování jako první publikoval Julius Wolff již v roce 1892 
(Wolffův zákon). Další významnou prací související se změnami probíhajícími v namáhané 
kostní tkáni je pozorování profesora Frosta. Ten ve svém výzkumu potvrdil nejen Wolffův 
zákon, ale také experimentálně zjistil velikosti přetvoření pro různé stavy kostní tkáně 
(mechanostat hypotéza) [29][30].  
Podle Frosta existují čtyři stádia, v nichž se kost během zatěžování může nacházet. 
V závislosti na zatížení dochází k úbytku kostní tkáně až do tzv. klidové zóny. Jedním 
z důkazů této hypotézy je působení gravitačního zrychlení. Pokud se člověk pohybuje ve 
vesmíru, dojde k úbytku kostní tkáně [8]. 
První stádium, v rozsahu 0 – 50 µε 3(viz obrázek 32), se vyznačuje minimálním 
zatížením. Z těchto důvodů dochází ke snížení hustoty kostní tkáně a k její resorpci. Tvorba 
nové kosti je zpomalována. Projevem je osteoporóza nebo osteopenie v celé kosterní 
soustavě. 
Druhé stádium, 50 – 1500 µε, je adaptovaný, zdravý stav, kdy kost prochází 
remodelací. Hustota kostní tkáně neklesá, ani neroste, nastává tzv. rovnováha kosti. 
Ve třetím stádiu, 1500 – 3000 µε, dochází k mírnému přetěžování. Hustota kostní 
tkáně se zvyšuje, kostní tkáň narůstá. 
Ve čtvrtém stádiu, 3000 – 25000 µε, dochází k přetěžování. Růst se po prudkém 










                                                          
3
 Podle Frosta je remodelace a modelace kosti závislá na přetvoření, udávaném v micro-strainech. µε: 1000µε = 0,1% 
přetvoření, tzn. přetvoření ε = 0,001 

















Komprese byla řešena pro zatížení Fz = - 200N a Fz = - 400N na horní plochu obratle 
L2. Na následujících obrázcích 33 a 34 jsou vykresleny celkové deformace. Největší hodnoty 
byly v obou případech zatěžování u varianty s degradovanou ploténkou (DP), nejnižší 
deformace pak u fyziologického modelu. Díky aplikaci implantátu do modelu se sníženými 
mechanickými vlastnostmi, došlo ke snížení pohybů vzniklých vlivem degradované ploténky. 






Obr. 33 Celkové deformace [mm] – nalevo: fyziologický, uprostřed: s DP, napravo: s implantátem a DP při zatížení na 


























Remodelace  Modelace 
50 1500 3000 25000 µε 
Obr. 32 Závislost růstu kostní tkáně na equivalentním přetvoření podle Frosta. 








Obr. 34 Celkové deformace [mm] – nalevo: fyziologický, uprostřed: s DP, napravo: s implantátem a DP při zatížení na 
horní plochu obratle L2 Fz = -400N. 
Dále byly analyzovány posuvy ve směrech: x, y, z, v jednom bodě obratle L2, na jeho 
horní ploše (viz obrázek 35). V tabulce jsou zaznamenány největší posuvy ve směru osy y, 
nejnižší pak ve směru osy z. Z těchto výsledků vyplývá, že model páteře má při zatěžování 
kompresí tendenci ohýbat se do směru osy y. Tento záklon je umožněn díky složité geometrii 
a kyfotickému prohnutí páteře, dále dochází ke kontaktním tlakům a tedy posuvům na 
posteriorní straně páteře mezi chrupavkami. 
 
Obr. 35 Vybraný bod na horní ploše obratle L2, ve kterém byly vykresleny směrové deformace. 
Model Zatížení Ux [mm] Uy [mm] Uz [mm] 
Fyziologický Fz = -200N 0,36 1,36 -0,08 
Fz = -400N 0,60 2,40 -0,14 
S degradovanou ploténkou Fz = -200N 0,59 1,88 -0,16 
Fz = -400N  1,10 3,45 -0,29 
S degradovanou ploténkou a 
implantátem 
Fz = -200N 0,45 1,53 -0,17 
Fz = -400N 0,76 2,48 -0,31 
Tab. 8 Tabulka velikostí posuvů ve směrech x, y, z pro modely zatěžované kompresí v bodě uvedeném na obr. 35. 




Pro ověření úrovně výpočtového modelu byla řešena varianta geometrie – páteřní 
segment, pouze dva obratle s aplikovaným fixátorem (viz obrázek 36), který byl zatěžován 
stejně jako výpočtový model skládající se ze čtyř po sobě jdoucích obratlů. 
Na obrázku 36 a 37 je znázorněno srovnání celkových deformací modelů 
s implantátem pro odlišná zatížení tlakem Fz = -200N a Fz = -400N, pro výpočtový model ze 
čtyř a ze dvou obratlů. Pokud je výpočtový model tvořen ze dvou obratlů, celkové deformace 
jsou 5 krát nižší a mají zcela odlišný směr. 
 
 
Obr. 36 Celkové deformace [mm] pro model se čtyřmi obratli na levé straně a pro model se dvěma obratli na pravé 
straně při zatížení Fz = -200N. 
 
 
Obr. 37 Celkové deformace [mm] pro model se čtyřmi obratli na levé straně a pro model se dvěma obratli na pravé 
straně při zatížení Fz = -400N. 




Analýza namáhání spongiózní kostní tkáně byla kvalifikována pomocí ekvivalentního 
přetvoření HMH, v oblasti zavedení šroubů, u modelu s implantátem. Tato oblast byla 
vybrána, protože v ní docházelo k nejvyšším hodnotám přetvoření spongiózní kostní tkáně. 
Podle Frostovy hypotézy je kostní tkáň zatěžována fyziologicky (tmavě modrá barva), 
v oblasti šroubů dochází k mírnému přetížení (azurová barva) a barva oranžová zobrazuje 
přetěžování kostní tkáně. V šedé oblasti není spongiózní kostní tkáň zatěžována. Na obrázku 
38 a 39 je srovnání ekvivalentního přetvoření pro model se dvěma a čtyřmi obratli. Z obrázku 
38 je patrné, že přetvoření v obratli L3 dosahovalo daleko vyšších hodnot, jak v obratli L4, 
toto rozložení je naprosto odlišné, jak v modelu se čtyřmi obratli (obrázek 34), kde je velikost 
přetvoření srovnatelná pro oba obratle. Při zatížení pouze páteřního segmentu je oblast 
přetížení spongiózní kostní tkáně daleko vyšší, jak u zatěžování čtyř obratů. 
a) Dva bederní obratle L3 – L4 (páteřní segment): 
 
Obr. 38 Ekvivalentní přetvoření HMH [-] spongiózní kostní tkáně pro obratel L3 (na levé straně) a pro obratel L4 (na pravé 
straně) při zatížení Fz = -200N. 
b) Čtyři bederní obratle L2 – L5: 
 
Obr. 39 Ekvivalentní přetvoření HMH [-] spongiózní kostní tkáně pro obratel L3 (na levé straně) a pro obratel L4 (na pravé 
straně) při zatížení Fz = -200N. 
 




Po posouzení modelu se dvěma obratli byl pro další pohyby analyzován pouze model ze čtyř 
obratlů a to konkrétně z těchto důvodů: 
1) Směry celkové deformace byly naprosto odlišné. 
2) Velikosti ekvivalentního přetvoření v místě zavedení šroubů byly v obratli L3 
markantně vyšší, jak v obratli L4 (viz obr. 38) u zjednodušeného modelu. 
3) Z výsledků kontaktních tlaků v chrupavkách by bylo možné analyzovat pouze jeden 
pár chrupavek, nemohlo by být posouzeno chování celé soustavy po zavedení 
implantátu. 
Další analyzovanou veličinou jsou kontaktní tlaky na chrupavkách (viz graf 3 a 4) 
Maximální kontaktní tlaky v chrupavkách se pohybovaly v rozmezí 0,16 – 2,10 MPa. Největší 
kontaktní tlaky byly u modelu s degradovanou ploténkou mezi obratli L3/L4. Nejnižší 
kontaktní tlaky byly pak u modelu s DP a implantátem mezi obratli L3/L4. Díky aplikaci 
fixátoru do degradované páteře došlo k markantnímu snížení tlaků mezi obratli L3/L4 a tím 
pádem k odlehčení v postižené oblasti. Následně došlo k nárůstu tlaků u modelu 
s implantátem v oblasti posledního obratle L4/L5. Grafy pro zatížení Fz = - 200N a Fz = - 
400N mají stejný trend velikostí kontaktních tlaků, ale u vyššího zatížení dosahovaly 
kontaktní tlaky přibližně dvakrát vyšších hodnot.  
 
Graf 3 Maximální kontaktní tlaky [MPa] na chrupavkách při zatížení Fz = -200. Legenda: X2/X3L, X – číslo obratle, L – levá 
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Graf 4 Maximální kontaktní tlaky [MPa] na chrupavkách při zatížení Fz = -400. Legenda: X2/X3L, X – číslo obratle, L – levá 
strana, popř. R – pravá strana 
Analýza spongiózní kostní tkáně byla kvalifikována pomocí Frostovy hypotézy – 
modrá barva (fyziologické zatížení), azurová (mírné přetížení), oranžová (přetížení kostní 
tkáně). U obou modelů jsou velikosti přetvoření v obratlích téměř srovnatelné. V dolním 
obratli L4 došlo k mírnému navýšení přetvoření v obou případech (obrátek 40 a 41). Při 
zvýšení zatížení došlo k nárůstu přetěžované kostní tkáně (viz obrázek 41).  
 
Obr. 40 Ekvivalentní přetvoření HMH [-] spongiózní kostní tkáně ve stupnici podle Frostovy hypotézy pro zatížení Fz = -
200N. Na levé straně řez obratle L3, na pravé obratel L4. 
 
Obr. 41 Ekvivalentní přetvoření HMH [-] ve stupnici podle Frostovy hypotézy pro zatížení Fz = -400N. Na levé straně řez 
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Na fixátoru bylo hodnoceno ekvivalentní napětí podle podmínky HMH. V obou 
případech bylo rozložení napětí shodné, proto byly průběhy vykresleny jen pro horší variantu 
zatěžování: Fz = -400N. Největší koncentrace napětí byla pod titanovým kroužkem na 
titanové tyčince, na levé straně fixátoru, z anteriorní strany páteře (viz obrázek 43). 
Maximální hodnoty napětí, pro zatěžovací stavy (Fz = -200N a Fz = -400N), jsou uvedeny 
v tabulce 9. Při zvýšení zatížení se napětí na implantátu zvýšilo 1,8 krát. 
 
Obr. 42 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na titanové tyčince implantátu při zatížení F = -400N. LS – levá strana fixátoru, PS 
– pravá stran fixátoru. Pohled z posteriorní strany páteře. 
 
Obr. 43 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na titanové tyčince implantátu při zatížení F = -400N. Na pravé straně detail 
maximální hodnoty. LS – levá strana fixátoru, PS – pravá stran fixátoru. Pohled z anteriorní strany páteře. 
Ekvivalentní napětí na šroubech, podle podmínky HMH, bylo vykreslováno pouze pro 
zatížení Fz = -400N (viz obrázek 44), protože pro nižší zatížení F = -200N byly průběhy 
napětí shodné. V tabulce 9 jsou uvedeny maximální hodnoty napětí šroubů. Pro vyšší zatížení 














Obr. 44 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na šroubech implantátu. Na levé straně horní pohled, na pravé straně pohled 
dolní. LD – levý dolní šroub, LV – levý horní šroub, PD – pravý dolní šroub, PV – pravý horní šroub. 
Zatížení Titanová tyčinka Šrouby 
Fz = -200N 95,5 MPa 28,5 MPa 
Fz = -400N 176,4 MPa 54,5 MPa 

































12.2 Flexe  
Předklon páteře (flexe) byl analyzován pro všechny řešené varianty (fyziologický, 
s DP, s DP a fixátorem). Páteř byla zatížena ohybovým momentem ve směru osy x o velikosti 
Mx = 2500Nmm a Mx = 5000Nmm, v kombinaci s tlakovou silou o velikosti Fz = -200N, 
která má simulovat přirozené zatížení páteře vlivem hmotnosti trupu, hlavy a horních 
končetin.   
 
a) Fyziologický model 
 
Obr. 45 Celkové deformace [mm] fyziologického modelu. Na levé straně při zatížení Fz = -200N a momentem Mx = 
2500Nmm, na pravé straně zatížení Fz = -200N a momentem Mx = 5000Nmm. 
b) Model s DP 
 
Obr. 46 Celkové deformace [mm] modelu s DP. Na levé straně při zatížení Fz = -200N a momentem Mx = 2500Nmm, na 









c) Model s DP a fixátorem 
 
Obr. 47 Celkové deformace [mm] modelu s DP a implantátem. Na levé straně při zatížení Fz = -200N a momentem Mx = 
2500Nmm, na pravé straně zatížení Fz = -200N a momentem Mx = 5000Nmm. 
Z výsledků celkových deformací je vidět, že modely se deformují ve směru 
zatěžovacího momentu. Největší deformace při zatížení momentem Mx = 2500Nmm byla u 
modelu s degradovanou ploténkou, při zatížení Mx = 5000Nmm u modelu s fixátorem. Dle 
výsledků směrových posuvů v tabulce 10 je patrné, že při tomto zatížení (Mx = 5000Nmm) se 
degradovaný a fyziologický model deformoval více ve směru osy x a tím pádem se snížily 
ostatní směrové posuvy. U modelu s fixátorem byla pro zatížení Mx = 5000Nmm deformace 
znatelnější ve směru osy y, což může být způsobeno zafixováním segmentu L3/L4 a 
následným vyšším ohybem obratle L2, kde jsou jednotlivé směrové posuvy měřeny. Na 
následujícím obrázku 48 jsou srovnány deformace ve směru osy y pro všechny modely páteře.  
 
Obr. 48 Posuvy [mm] ve směru osy y v řezu. Na pravé straně: fyziologický, uprostřed: s DP, na pravé straně: s DP a 
implantátem. Zatížení Fz = -200N  a Mx = 5000Nmm.  
 
 





Obr. 49 Vybraný bod na horní ploše obratle L2, ve kterém byly vykresleny směrové posuvy. 
Model Zatížení F = 200N Ux[mm] Uy[mm] Uz[mm] 
Fyziologický          0,38 0,06 -0,26 
       0,33 -0,80 -0,35 
S degradovanou ploténkou          0,60 0 -0,38 
       0,56 -0,98 -0,52 
S degradovanou ploténkou a 
implantátem 
         0,47 -0,23 -0,45 
       0,43 -1,6 -0,65 
Tab. 10 Tabulka velikostí posuvů ve směrech x, y, z pro modely zatěžované flexí v bodě uvedeném na obr. 49. 
Na chrupavkách byly vyhodnocovány kontaktní tlaky. Jejich maxima jsou v grafech 5 
a 6. Kontaktní tlaky dosahovaly hodnot 0,08 – 0,53MPa. Největší hodnoty byly zaznamenány 
mezi spodními obratli L4/L5 u všech modelů. U degradovaného modelu je dle grafů patrné 
zvýšení tlaku v místě degradované ploténky, tedy mezi obratli L3/L4. U modelu s fixátorem 
došlo v těchto místech naopak k odlehčení chrupavek.  
 
Graf 5 Maximální kontaktní tlaky na chrupavkách při zatížení Fz = -200N a Mx = 2500Nmm. Legenda: X2/X3L, X – číslo 
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Graf 6 Maximální kontaktní tlaky na chrupavkách při zatížení Fz = -200N a Mx = 5000Nmm. Legenda: X2/X3L, X – číslo 
obratle, L – levá strana, popř. R – pravá strana 
Stupnice přetvoření je rozdělena podle Frostovy hypotézy. Šedá barva charakterizuje 
nezatěžovanou oblast, modrá barva fyziologické zatěžování, barva azurová mírné přetížení a 
barva oranžová přetížení kostní tkáně. Přetvoření v obratlích L3 a L4 bylo převážně 
fyziologické (viz obrázky 50 a 51). Při ohybu páteře došlo, ale ke značnému přetížení v 
prvním obratli L2 (viz obrázek 52). Toto přetížení je způsobené tím, že při ohybu páteře dojde 
ke zpevnění v místě fixovaného páteřního segmentu a ohybový moment přenáší obratel nad 
fixátorem a nejvíce je tedy namáhán obratel L2. 
 
Obr. 50 Ekvivalentní přetvoření HMH [-] ve stupnici podle Frostovy hypotézy pro zatížení Fz = -200N a Mx = 2500Nmm. 
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Obr. 51 Ekvivalentní přetvoření HMH [-]ve stupnici podle Frostovy hypotézy pro zatížení Fz = -200N a Mx = 5000Nmm. Na 
levé straně řez obratle L3, na pravé obratel L4. 
 
Obr. 52 Ekvivalentní přetvoření HMH [-] ve stupnici podle Frostovy hypotézy. Na levé straně řez modelu při zatížení F = -
200N a Mx = 2500 Nmm a na pravé straně při zatížení F = -200N a Mx = 5000Nmm. 
Největší koncentrace napětí byla na titanové tyčince, pod titanovým kroužkem, 
z posteriorní (zadní strany) fixátoru. Ekvivalentní napětí dosahovalo hodnot při zatížení 
momentem 2500Nmm: σ = 76,7MPa a při vyšším zatížení maximální napětí nepatrně (1,08 
krát) kleslo na σ = 71MPa. Z obrázků je zřejmé, že průběh napětí má stejný charakter. U 
zatížení momentem 5000Nmm (viz obrázek 56 a 57) se maximální napětí posunulo v kritické 
oblasti do horní části, u momentu 2500Nmm je v části spodní (viz obrázek 54 a 55, detail). 
V tabulce 11 je srovnání hodnot napětí pro oba zatěžovací stavy. Napětí u šroubů má podobný 
charakter, jak napětí u implantátu: u modelu s vyšším zatížením se snížilo (1,08 krát). 
Průběhy napětí u šroubů jsou na obrázcích 58 a 59. 
Zatížení Titanová tyčinka Šrouby 
Mx = 2500Nmm, Fz = -200N 76,7 MPa 26 MPa 
Mx = 5000Nm, Fz = -200N 71,4 MPa 24 MPa 
Tab. 11 Maximální hodnoty ekvivalentního napětí HMH na titanové tyčince a na šroubech pro zatížení flexí. 
 





Obr. 53 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na fixátoru při zatížení F = -200N a Mx = 2500Nmm 
 
 
Obr. 54 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na titanové tyčince implantátu při zatížení Fz = -200N a Mx = 2500Nmm. LS – levá 
strana fixátoru, PS – pravá stran fixátoru. Pohled z posteriorní strany páteře 
 
Obr. 55 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na titanové tyčince implantátu při zatížení Fz = -200N a Mx = 2500Nmm, LS – levá 











Obr. 56 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na titanové tyčince implantátu při zatížení Fz = -200N a Mx = 5000Nmm. LS – levá 
strana fixátoru, PS – pravá stran fixátoru. Pohled z posteriorní strany páteře. 
 
 
Obr. 57 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na titanové tyčince implantátu při zatížení Fz = -200N a Mx = 5000Nmm, LS – levá 
strana fixátoru, PS – pravá stran fixátoru. Pohled z anteriorní strany páteře. 
 
 
Obr. 58 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na šroubech implantátu, Na levé straně horní pohled, na pravé straně pohled 



















Obr. 59 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na šroubech implantátu, Na levé straně horní pohled, na pravé straně pohled 




































Záklon páteře (extenze) byl analyzován pro následující modely – fyziologický, model 
s DP a varianta s fixátorem a DP. Modely byly zatíženy ohybovým momentem ve směru osy 
x o velikosti Mx = - 2500Nmm a Mx = - 5000Nmm v kombinaci s tlakovou silou o velikosti 
Fz = -200N. Směry celkových deformací jsou u všech modelů ve směru zatížení (viz obrázek 




Obr. 60 Celkové deformace [mm] – nalevo: fyziologický, uprostřed: s DP, napravo: s implantátem a DP při zatížení na 




Obr. 61 Celkové deformace [mm] – nalevo: fyziologický, uprostřed: s degradovanou ploténkou, napravo: s implantátem a 
DP při zatížení na horní plochu obratle L2 Fz = -200N a Mx = -5000Nmm 
Největší deformace jsou u modelu s degradovanou ploténkou, nejnižší u 
fyziologického modelu. Při aplikaci fixátoru do výpočtového modelu se sníženými 
mechanickými vlastnostmi (DP), značně poklesly deformace. Zvýšením zatěžovacího 




momentu došlo k navýšení celkových deformací i posuvů ve všech smerech (tabulka 12) u 
všech modelů. Nejvýznamější jsou posuvy ve směru osy y. 
 
Obr. 62 Vybraný bod na horní ploše obratle L2, ve kterém byly vykresleny směrové posuvy. 
Model Zatížení F = 200N Ux [mm] Uy [mm] Uz[mm] 
Fyziologický           0,31 2,29 0,03 
        0,31 3,19 0,31 
S degradovanou ploténkou           0,59 3,07 -0,03 
        0,66 4,26 0,06 
S degradovanou ploténkou a 
implantátem 
          0,39 2,75 0,07 
        0,41 3,98 0,27 
Tab. 12 Tabulka velikostí posuvy ve směrech x, y, z pro modely zatěžované extenzí v bodě uvedeném na obr. 62. 
Další analyzovanou veličinou jsou kontaktní tlaky na chrupavkách, jejichž velikosti se 
pohybují od 2,3 – 3,5 MPa. V následujících grafech 7 a 8 jsou vyneseny jejich maximální 
hodnoty.  Tendence grafů je pro oba zatěžovací stavy téměř shodná, ale liší se velikostí. Při 
zvýšení zatěžovacího momentu narostly kontaktní tlaky 1,3 krát. Nejvyšší tlaky jsou u modelu 
s fixátorem mezi obratli L2/L3. U modelu s DP došlo k nárůstu tlaků mezi obratli L3/L4, kde 
jsou snížené materiálové vlastnosti meziobratlové ploténky. V tomto místě (mezi obratli 
L3/L4) došlo naopak ke snížení tlaků u modelu s implantátem. U fyziologického modelu jsou 
zatěžované oblasti mezi obratli L2/L3 a L4/L5 téměř srovnatelné. 
 
Graf 7 Maximální kontaktní tlaky [MPa] na chrupavkách při zatížení Fz = -200N a My = -2500Nmm. Legenda: X2/X3L, X – 
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Graf 8 Maximální kontaktní tlaky [MPa] na chrupavkách při zatížení Fz = -200N a My = -5000Nmm. Legenda: X2/X3L, X – 
číslo obratle, L – levá strana, popř. R – pravá strana 
Spongiózní kostní tkáň byla hodnocena pomocí Frostovy hypotézy. Byly provedeny 
dva řezy obratli L3 a L4 v místě zavedení šroubů implantátu. Na obrázku 63 jsou vidět 
velikosti přetvoření pro zatížení Fz = -200N a Mx = -2500Nmm a na obrázku 64 pro zatížení 
Fz = -200N a Mx = -5000Nmm. Z těchto výsledků je patrné, že u vyššího zatížení došlo ke 
zvýšené oblasti mírného přetížení kostní tkáně (azurová barva). Přetěžovaná oblast (oranžová 
barva) je v obou případech podobného rozsahu. 
 
 
Obr. 63 Ekvivalentní přetvoření HMH [-]ve stupnici podle Frostovy hypotézy pro zatížení Fz = -200N a Mx = -2500Nmm. 
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Obr. 64 Ekvivalentní přetvoření HMH [-]ve stupnici podle Frostovy hypotézy pro zatížení Fz = -200N a Mx = -5000Nmm. 
Na levé straně řez obratle L3, na pravé obratel L4. 
Na implantátu bylo hodnoceno ekvivalentní napětí HMH. Nejvyšších hodnot 
dosahovalo pod titanovým kroužkem na titanové tyčince, z anteriorní strany, na levé straně 
implantátu.  Na obrázku 67  a 69 je vykreslen detail maxima pro různé zatížení. Napětí na 
posteriorní straně implantítu je vykresleno na obrázcích 66 a 68. Napětí na šroubech na 
obrázcích 70 a 71. V tabulce 13 je srovnána velikost napětí pro titanovou tyčinku a šrouby, 
pro oba zatěžovací stavy. Při zvýšení zatížení se zvýšilo napětí na titanové tyčince 1,03 krát a 
na šroubech 1,4 krát.  
 
Zatížení Titanová tyčinka Šrouby 
Mx = -2500Nmm, Fz = -200N 114 MPa 48,5 MPa 
Mx = -5000Nm, Fz = -200N 117 MPa 68,5 MPa 










Obr. 65 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na titanové tyčince implantátu při zatížení Fz = -200N a Mx = -2500Nmm. LS – 
levá strana fixátoru, PS – pravá stran fixátoru. Pohled z posteriorní strany páteře. 
  
 
Obr. 66 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na titanové tyčince implantátu při zatížení Fz = -200N a Mx = -2500Nmm. LS – 
levá strana fixátoru, PS – pravá stran fixátoru. Pohled z anteriorní strany páteře. 
 
Obr. 67 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na titanové tyčince implantátu při zatížení Fz = -200N a Mx = -5000Nmm. LS – 













Obr. 68 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na titanové tyčince implantátu při zatížení Fz = -200N a Mx = 5000Nmm. LS – levá 
strana fixátoru, PS – pravá stran fixátoru. Pohled z anteriorní strany páteře. 
 
Obr. 69 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na šroubech implantátu, Na levé straně horní pohled, na pravé straně pohled 
dolní. LD – levý dolní šroub, LV – levý horní šroub, PD – pravý dolní šroub, PV – pravý horní šroub. Zatížení Fz = -200N, Mx 
= - 2500Nmm. 
 
 
Obr. 70 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na šroubech implantátu, Na levé straně horní pohled, na pravé straně pohled 





























12.4 Laterární flexe 
Ohyb páteře do strany (laterární flexe) byl řešen pro zatížení Fz = -200N a My = 
2500Nmm, Fz = -200N a My = 5000Nmm. Na obrázcích 72 a 73 jsou vykreslené celkové 
deformace pro všechny výpočtové modely, pro oba zatěžovací stavy. Největší deformace jsou 
u modelu s degradovanou ploténkou, nejnižší pak u fyziologického modelu. Po zavedení 
implantátu do degradovaného modelu páteře došlo k výraznému poklesu deformací. Při 






Obr. 71 Celkové deformace [mm] modelů – nalevo: fyziologický, uprostřed: s degradovanou ploténkou, napravo: 





Obr. 72 Celkové deformace [mm] modelů – nalevo: fyziologický, uprostřed: s degradovanou ploténkou, napravo: 
s implantátem a DP při zatížení na horní plochu obratle L2 Fz = -200N a My = 5000Nmm 




Posuvy byly, při zatěžování momentem My = 2500Nmm, nejvýraznější ve směru osy y, což 
je způsobené tlakovou silou Fz = -200N (viz tabulka 14). Při zvýšení momentu se páteř 
deformovala nejvýrazněji ve směru osy x, tedy ve směru působícího momentu. Posuvy 
modelu s fixátorem se blíží modelu fyziologickému. 
 
Obr. 73 Vybraný bod na horní ploše obratle L2, ve kterém byly vykresleny směrové posuvy. 
Model Zatížení F = 200N Ux[mm] Uy[mm] Uz[mm] 
Fyziologický          1,14 1,28 -0,09 
       1,89 1,21 -0,12 
S degradovanou ploténkou          1,87 1,74 -0,20 
       3,11 1,65 -0,25 
S degradovanou ploténkou a 
implantátem 
         1,32 1,35 -0,19 
       2,10 1,26 -0,22 
Tab. 14 Tabulka velikostí posuvů ve směrech – x, y, z pro modely zatěžované flexí v bodě uvedeném na obr. 73. 
Dále byl analyzován kontaktní tlak na chrupavkách pro oba zatěžovací stavy, velikosti 
byly v rozmezí 0,001 - 3,36MPa. Z grafů 9 a 10 je patrné, že tendence maxim má téměř 
shodný charakter a liší se velikostí. U modelu s dvojnásobným ohybovým momentem 
vzrostly tlaky přibližně 1,7 krát. Nejvyšší hodnoty jsou u degradovaného modelu v oblasti 
spojení obratlů L3/L4, na tomto místě opět došlo k poklesu tlaků u modelů s implantátem, ale 














Graf 9 Nejvyšší kontaktní tlaky [MPa] na chrupavkách při zatížení Fz = -200N a My = 2500Nmm. Legenda: X2/X3L, X – číslo 
obratle, L – levá strana, popř. R – pravá strana
 
Graf 10 Nejvyšší kontaktní tlaky [MPa] chrupavek při zatížení Fz = -200N a My = 5000Nmm. Legenda: X2/X3L, X – číslo 
obratle, L – levá strana, popř. R – pravá strana 
Spongiózní kostní tkáň byla hodnocena podle ekvivalentního přetvoření HMH v okolí šroubů. 
Na obrázcích 75 a 76 je vidět, že v obou případech zatěžování dochází k přetížení tkáně na 
levé straně obratlů, což je způsobeno tlakem šroubů, díky ohybovému momentu v kladném 
směru osy y simulujícím laterární flexi. Pravá strana je zatížena spíše fyziologicky s mírným 
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Obr. 74 Ekvivalentní přetvoření HMH [-] spongiózní kostní tkáně ve stupnici podle Frostovy hypotézy pro zatížení Fz = -
200N a My = 2500Nmm. Na levé straně řez obratle L3, na pravé obratel L4. 
   
Obr. 75 Ekvivalentní přetvoření  HMH [-]  spongiózní kostní tkáně ve stupnici podle Frostovy hypotézy pro zatížení Fz = -
200N a Mx = 2500Nmm. Na levé straně řez obratle L3, na pravé obratel L4. 
U implantátu bylo analyzováno redukované napětí. Nejvyšších hodnot dosahovalo na 
titanové tyčince pod titanovým kroužkem, jako u předešlých řešených variant. Maximum se 
konkrétně vyskytuje na levé straně implantátu, z anteriorní strany páteře (viz obrázek 78). 
Průběhy napětí jsou u obou zatěžovacích stavů obdobné (viz obrázky 78 – 81). Dle tabulky 15 
je patrné, že s nárůstem zatížení, došlo i k nárůstu napětí na implantátu a to u titanové tyčinky 




My = 2500Nmm, Fz = -200N 137 MPa 45,5 MPa 
My = 5000Nm, Fz = -200N 176 MPa 61,5 MPa 
Tab. 15 Maximální hodnoty ekvivalentního napětí [MPa] na titanové tyčince a na šroubech pro zatížení laterární flexí. 





Obr. 76 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na titanové tyčince implantátu při zatížení Fz = -200N a My = 2500Nmm. LS – levá 
strana fixátoru, PS – pravá stran fixátoru. Pohled z posteriorní strany páteře. 
 
 
Obr. 77 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na titanové tyčince implantátu při zatížení Fz = -200N a Mx = 2500Nmm. LS – levá 
strana fixátoru, PS – pravá stran fixátoru. Pohled z anteriorní strany páteře. 
 
Obr. 78 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na titanové tyčince implantátu při zatížení Fz = -200N a My = -5000Nmm. LS – 











Obr. 79 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na titanové tyčince implantátu při zatížení Fz = -200N a My = -5000Nmm. LS – 
levá strana fixátoru, PS – pravá stran fixátoru. Pohled z anteriorní strany páteře 
 
Obr. 80 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na šroubech implantátu, Na levé straně horní pohled, na pravé straně pohled 
dolní. LD – levý dolní šroub, LV – levý horní šroub, PD – pravý dolní šroub, PV – pravý horní šroub. Zatížení Fz = -200N, My 
= 2500Nmm. 
 
Obr. 81 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na šroubech implantátu, Na levé straně horní pohled, na pravé straně pohled 


































 Pohyb rotace byl analyzován pro toto zatěžování: Fz = -200N a Mz = 2500Nmm, Fz = 
200N a Mz = 5000Nmm. Na následujících obrázcích 84 a 85 jsou vykresleny celkové 
deformace pro všechny varianty řešení, pro oba zatěžovací stavy. Největší hodnoty nabývají u 
modelu s DP a nejnižších u fyziologického modelu. U modelu s fixátorem došlo ke snížení 





Obr. 82 Celkové deformace [mm] – nalevo: fyziologický, uprostřed: s DP, napravo: s implantátem a DP při zatížení na 



















Obr. 83 Celkové deformace [mm] – nalevo: fyziologický, uprostřed: s DP, napravo: s implantátem a DP při zatížení na 
horní plochu obratle L2 Fz = -200N a Mz = 5000Nmm 
Z tabulky 16, kde jsou vypsané směrové posuvy pro vybraný bod na horní ploše obratle L2, je 
patrné, že u fyziologického modelu a u modelu s DP byly největší posuvy ve směru osy y, 
došlo tedy k záklonu páteře. U modelu s fixátorem byly největší posuvy ve směru osy x, došlo 
tedy k výraznější rotaci obratle L2. Toto je způsobeno zafixováním oblasti L3/L4, která se 
stává rigidní a dochází k většímu zatěžování nad touto oblastí. 





Obr. 84 Vybraný bod na horní ploše obratle L2, ve kterém byly vykresleny směrové posuvy. 
Model Zatížení F = 200N Ux[mm] Uy[mm] Uz[mm] 
Fyziologický          0,62 1,35 -0,10 
       0,86 1,30 -0,11 
S degradovanou ploténkou          1,09 1,93 -0,17 
       3,11 1,65 -0,25 
S degradovanou ploténkou a 
implantátem 
         0,88 1,46 -0,19 
       1,28 1,47 -0,21 
Tab. 16 Tabulka velikostí posuvy ve směru – x, y, z pro modely zatěžované flexí v bodě uvedeném na obr. 84. 
Na chrupavkách byly hodnoceny maximální, kontaktní tlaky. Z grafů 11 a 12 je 
patrné, že vlivem rotace páteře došlo k odlehčení v oblasti chrupavek na nezatížené straně (na 
straně proti působícímu momentu Mz) a naopak na druhé straně došlo k velkému nárůstu 
tlaků. Hodnoty se pohybovaly v rozmezí 0 – 5,9MPa. Grafy mají podobný charakter. U 
zatížení Mz = 5000Nmm došlo k nárůstu tlaků a k úplnému odlehčení na levé straně páteře. 
 
Graf 11 Nejvyšší kontaktní tlaky [MPa] chrupavek při zatížení Fz = -200N a Mz = 2500Nmm. Legenda: X2/X3L, X – číslo 
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Graf 12 Nejvyšší kontaktní tlaky [MPa] chrupavek při zatížení Fz = -200N a Mz = 5000Nmm. Legenda: X2/X3L, X – číslo 
obratle, L – levá strana, popř. R – pravá strana 
Spongiózní kostní tkáň byla kvalifikována pomocí ekvivalentního přetvoření HMH, jehož 
stupnice je rozdělena podle Frostovy hypotézy. Na obrázcích 87 a 88 je znázorněno v řezech 
přetvoření v okolí šroubů. Velikosti přetvoření jsou srovnatelné pro oba zatěžovací stavy pro 
obratle L3 a L4. Vlivem rotace nedošlo k výraznému nárůstu v jednom z obratlů oproti 




Obr. 85 Ekvivalentní přetvoření HMH [-] ve stupnici podle Frostovy hypotézy pro zatížení Fz = -200N a Mz = 2500Nmm. Na 
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Obr. 86 Ekvivalentní přetvoření HMH [-] ve stupnici podle Frostovy hypotézy pro zatížení Fz = -200N a Mz = 5000Nmm. Na 
levé straně řez obratle L3, na pravé obratel L4. 
Na fixátoru bylo hodnoceno ekvivalentní napětí podle podmínky HMH. Největší napětí bylo 
při zatížení momentem Mz = 2500Nmm na anteriorní straně implantátu na pravé titanové 
tyčince (viz obrázek 89 a 90). Při zatížení Mz = 5000Nmm (viz obrázek 91a 92) bylo největší 
napětí na posteriorní straně implantátu na levé titanové tyčince. Vlivem krutu došlo k výrazné 
změně v poloze maximálního napětí. V tabulce 17 jsou uvedeny maximální hodnoty pro 
titanovou tyčinku a šrouby. Při zvýšení namáhání se zvýšilo napětí na tyčince 1,48 krát a na 




My = 2500Nmm, Fz = -200N 160 MPa 45,5 MPa 
My = 5000Nm, Fz = -200N 236,5 MPa 47,5 MPa 
Tab. 17 Maximální hodnoty ekvivalentního napětí HMH na titanové tyčince a na šroubech pro zatížení rotací. 





Obr. 87 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na titanové tyčince implantátu při zatížení Fz = -200N a Mz = 2500Nmm. LS – levá 




Obr. 88 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na titanové tyčince implantátu při zatížení Fz = -200N a Mz = 5000Nmm. LS – levá 











Obr. 89 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na titanové tyčince implantátu při zatížení Fz = -200N a Mz = 2500Nmm. LS – levá 




Obr. 90 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na titanové tyčince implantátu při zatížení Fz = -200N a Mz = 5000Nmm. LS – levá 



















Obr. 91 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na šroubech implantátu, Na levé straně horní pohled, na pravé straně pohled 





Obr. 92 Ekvivalentní napětí HMH [MPa] na šroubech implantátu, Na levé straně horní pohled, na pravé straně pohled 




































13 DISKUZE VÝSLEDKŮ 
a) Deformace 
U modelů: fyziologický, s DP a s DP a implantátem byla provedena analýza celkových 
deformací a posuvů ve směru – x, y, z, v jednom bodě, na vrchní ploše obratle L2, pro 
všechny zatěžovací stavy. Směry deformací byly shodné se směrem zatěžování. Při kompresi, 
flexi (s nižším zatěžovacím momentem), laterární flexi a rotaci byly nejvýraznější posuvy ve 
směru osy y. Deformace v tomto směru je způsobena, díky kyfotickému prohnutí bederní 
části páteře, dále díky přidané tlakové síle na horní ploše obratle L2. V případech: komprese, 
extenze, laterární flexe a rotace byly největší celkové deformace vždy u modelu s DP, nejnižší 
pak u fyziologického modelu. Po aplikaci fixátoru do degenerovaného stavu páteře došlo ke 
snížení deformací téměř na hodnoty pro fyziologický model. U pohybu flexe byly největší 
posuvy u modelu s fixátorem (ne u modelu s DP). V tomto případě došlo k velkým 
deformacím v obratli L2 nad fixátorem a fixátor tedy znehybnil páteřní segment L3/L4. 
Velikosti ekvivalentního přetvoření byly v obratli L2 vysoké. Největší hodnoty celkových 
deformací byly u pohybu extenze, nejnižší hodnoty pak u pohybu flexe. 
Přetvoření (vykreslováno je HMH) bylo kvalifikováno pomocí Frostovy hypotézy v 
řezech obratlů L3 a L4 v okolí zavedení šroubů implantátu. V těchto místech došlo 
k největšímu ovlivnění spongiózní kostní tkáně. U pohybu flexe bylo zatížení spongiózní 
kostní tkáně v oblasti zavedení šroubů nejnižší, obratle L3 a L4  byly zatěžovány převážně 
fyziologicky, došlo však k velkým deformacím v obratli L2. U pohybu extenze byla zjištěna 
vysoká oblast přetížení obratlů, u laterární flexe byla přetěžována levá strana obratlů vlivem 
charakteru zatížení. U rotace došlo k rovnoměrnému rozložení přetížení v kontaktu šroubů. 
Velikost přetvoření byla vždy vyšší při zvýšení zatížení, což koresponduje s deformací a 
posuvy, které se také zvyšovaly v závislosti na zatížení.  
b)  Kontaktní tlaky 
Kontaktní tlaky byly analyzovány na chrupavkách u všech řešených variant. 
Zatěžování bylo u komprese o velikosti Fz = -200N a Fz = -400N u dalších pohybu se 
zvyšoval příslušný ohybový moment z M = 2500Nmm na M = 5000Nmm. Maximální 
hodnoty tlaků byly u komprese 0,16 – 2,10MPa a při zvýšení zatížení se zvýšily 1,6 krát. U 
flexe byla velikost  0,008MPa - 0,53MPa a při navýšení momentu došlo ke snížení 
kontaktních tlaků přibližně 2,5 krát. U extenze se tlaky pohybovaly od 2,3 – 3,5MPa. Při 
zvýšení zatížení se tlaky zvýšily 1,3 krát. Laterární flexe způsobila kontaktní tlaky o velikosti 
0,001 – 3,36MPa a došlo k navýšení 1,7 krát u více zatěžované varianty. U rotace byly 
kontaktní tlaky pouze na levé straně obratlů v rozmezí 0 – 5,9MPa a při navýšení zatížení se 
zvýšily 2,3 krát. Z těchto výsledků plyne, že s narůstajícím zatížením jsou chrupavky více 
namáhány, kromě pohybu flexe, kde při předklonu páteře došlo ke snížení tlaků. Nejvyšší 
nárůst kontaktních tlaků byl u pohybu rotace. U komprese, extenze a laterární flexe byl nárůst 
tlaků srovnatelný. 
Tlaky měly vždy pro stejný pohyb, ale rozdílné zatížení obdobnou tendenci, lišily se 
pouze velikostí. U fyziologického modelu jsou tlaky rozloženy v závislosti na zatížení. U 




komprese, flexe a laterární flexe dosahovaly maxim mezi nejnižšími obratli L4/L5, u extenze 
mezi prvními obratli L2/L3, u rotace mezi chrupavkami na levé straně páteře. U modelu s DP 
docházelo k navýšení tlaků v místě snížených materiálových vlastností ploténky - mezi obratli 
L3/L4. U modelu s implantátem a degradovanou ploténkou byly nejnižší tlaky mezi 
zafixovanými obratli L3/L4. Z těchto výsledků vyplývá, že při snížení materiálových 
vlastností ploténky, dojde k navýšení namáhání v této oblasti. Po aplikaci fixátoru do 
„postižené“ oblasti došlo k výraznému odlehčení v oblasti chrupavek a více jsou namáhány 
chrupavky nad, nebo pod fixátorem. 
c) Napětí na implantátu 
Napětí na implantátu se vyskytovalo u všech modelů na titanové tyčince pod 
titanovým kroužkem z posteriorní, nebo z anteriorní strany. Rozložení napětí se pro dané 
pohyby v závislosti na zatížení téměř neměnilo, měnila se pouze velikost. Maximální 
dosažené napětí na implantátu bylo 236,5MPa (rotace) a mezní stav titanové slitiny je 
700MPa[38], z hlediska bezpečnosti je tedy mez kluzu vymezena téměř 3 krát. Pokud by bylo 
maximální napětí vynásobeno konstantou 2 z důvodu cyklického namáhání, nedojde 
k porušení ani v tomto případě. Nejnižší napětí bylo vyhodnoceno u pohybu flexe – 71,4MPa 
, nejvyšší pak u rotace – 236,5MPa. U pohybů laterární flexe bylo ekvivalentní napětí podle 
podmínky HMH 176MPa, u komprese 176,4MPa a u extenze 117MPa. Napětí na šroubech 
implantátu se pohybovalo v rozmezí 24 – 68,5MPa, pro varianty pohybů s maximálním 
zatížením. Nejvyšší napětí na šroubech bylo při pohybu extenze – 68,5MPa a nejnižší při 
pohybu flexe – 24MPa. Při zvýšení maximálního napětí na implantátu, došlo i k navýšení 
napětí na šroubech u stejného modelu, pro stejné zatížení. Z hlediska vysoké bezpečnosti 



















V rámci diplomové práce byla provedena deformačně – napěťová analýza vybraného 
páteřního fixátoru. Z hlediska četnosti využití v lékařské praxi byl analyzován dynamický 
páteřní fixátor. Z důvodu srovnávací analýzy byly řešeny tyto varianty: fyziologický, model s 
DP a model s fixátorem a DP. Pro zavedení implantátu byla vybrána bederní část páteře, 
protože v ní dochází k velice četným zraněním (vyhřeznutí ploténky, traumatologické zranění, 
utlačení cév a poškození nervů). V rámci řešeného tématu byla provedena podrobná rešeršní 
studie. Jako metoda řešení byla zvolena metoda konečných prvků, pro kterou byla stěžejní 
tvorba výpočtového modelu. Výpočtový model se skládal ze čtyř po sobě jdoucích obratlů L2 
– L5, meziobratlových plotének, chrupavek, vazů a implantátu. 
Výše vyjmenované varianty byly řešeny dle základních pohybů páteře – komprese, 
flexe, extenze, laterární flexe a rotace, a to kombinací síly a příslušných ohybových momentů 
získaných z literárních pramenů. Stěžejní pro vyhodnocení výsledků byly kontaktní tlaky na 
chrupavkách, ekvivalentní přetvoření spongiózní kostní tkáně, celkové deformace a posuvy ve 
směrech – x, y, z, ekvivalentní napětí HMH na fixátoru. 
Z výsledků posuvů plyne, že rozdíly mezi celkovými deformacemi mezi 
fyziologickým stavem a stavem s DP jsou přibližně o 1,3 – 1,6krát vyšší. Rozdíl v deformaci 
mezi fyziologickým a modelem s implantátem je maximálně 1,17 krát vyšší, kromě pohybu 
flexe. Z tohoto plyne, že poškozená páteř s implantovaným fixátorem se blíží svému chování 
fyziologickému stavu, z hlediska vnějších projevů jsou zachovány posuvy soustavy. 
U pohybu flexe byly deformace páteře s fixátorem vyšší, protože vlivem pevného spojení 
obratlů L3/L4 došlo k vyšším deformacím nad tímto segmentem. Fixátor odlehčí poškozenou 
oblast, ale vlivem vyztužení jsou více namáhané oblasti nad a pod ním. Tento charakter je 
patrný z výsledků kontaktních tlaků. U modelu s DP byly nejvyšší tlaky mezi obratli L4/L5, 
v tomto místě byly u modelu s fixátorem tlaky nejnižší. Nejvyšší tlaky pak u modelu 
s fixátorem vznikly mezi obratli L2/L3 (extenze) nebo L4/L5 (komprese, flexe, laterární flexe 
a rotace), tedy nad a pod fixátorem. U fyziologického stavu došlo k téměř rovnoměrnému 
rozložení tlaků mezi všechny chrupavky. 
Redukované napětí HMH u implantátu bylo pro všechny zatěžovací stavy pod 
titanovým kroužkem na titanové tyčince. Maximální velikost byla 236,5MPa u pohybu rotace. 
V porovnání s mezí kluzu titanové slitiny (700MPa) je bezpečnost fixátoru 2,9.  
Poškození spongiózní kostní tkáně bylo posouzeno s respektováním Frostovy 
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